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Este trabalho tem como objetivo a realização de análises numéricas para representação
das características elétricas da cóclea humana quando estimulada por eletrodos de Implantes
Cocleares. O Método de Elementos Finitos foi utilizado nas simulações para investigar a
distribuição de potencial elétrico dentro da cóclea para modelos de cóclea de diferentes com-
plexidades. Foi possível comparar os resultados das simulações com dados obtidos através
de medições em pacientes, disponíveis na literatura. Para estimulações monopolares de ele-
trodos, o potencial elétrico gerado na região da Membrana Basilar foi calculado para uma
série de análises utilizando formulação eletrocinética. Três feixes de eletrodos comerciais
foram modelados e inseridos dentro de modelo cilíndrico reto e em modelo humano resul-
tante de imageamento por microtomografia, permitindo estabelecer comparações. Através
da modelagem da variação da seção transversal da cóclea ao longo do seu comprimento, foi
possível representar com maior fidelidade algumas características elétricas, como variações
do potencial elétrico ao longo da Membrana Basilar, sendo este reduzido na região basal.
Simulações com vários modelos de cóclea, quando esta é passo a passo desenrolada, foram
feitas e permitiram contribuir para o entendimento da ocorrência da estimulação cruzada.
A formulação eletrodinâmica foi utilizada para observar o comportamento elétrico da cóclea
sob estimulação de pulsos, situação mais fiél à prática. Para duas geometrias de cóclea,
foram comparados os resultados de potencial elétrico encontrados quando apenas os efeitos
resistivos dos tecidos foram considerados, com os encontrados quando efeitos capacitivos
também foram levados em consideração. Foram vistas diferenças entre os dois casos, indi-
cando a necessidade de estudos mais detalhados considerando formulação dinâmica.
Palavras-chave: Implante Coclear. Audição. Eletrodo. Método de Elementos Finitos.
Potencial elétrico. Simulação numérica.

ABSTRACT
The objective of this work is to perform numerical analyses to represent the human co-
chlea electrical properties when stimulated by Cochlear Implant (CI) electrodes. The Finite
Element Method was utilized in the simulations in order to investigate electric potential
distribution inside the cochlea, for cochlea models of different complexity. It was possible to
compare simulation results with data from patient measurements, available in the literature.
For monopolar stimulation of electrodes, the electric potential generated in the region of
the Basilar Membrane was calculated for a series of analyses utilizing electrokinetics formu-
lation. Three commercial electrode arrays were modeled and inserted inside a cylindrical
straight model and a model build using human microtomography images, allowing to esta-
blish comparisons. By modeling the cross-section variation along the length of the cochlea,
it was possible to represent with greater fidelity some electrical characteristics, such as the
variation in the electric potential along the Basilar Membrane, with lower values found in
the basal region. Simulations were made using several cochlea models, when it is step by
step being unrolled, and this contributed to understand the occurrence of cross turn stimu-
lation. Electrodynamics formulation was used in order to observe the electrical behavior of
the cochlea when stimulated by pulses, which is more faithful to real CI stimulation. Two
cochlea geometries were used to compare electrical potential results for simulations were
only resistive effect of tissues were modeled, with a configuration which capacitive effects
were also accounted. Differences between these cases were found, indicating the need of
further study considering dynamic formulation.
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1 Introdução Geral
1.1 Contexto e identificação do problema
A deficiência auditiva é o déficit sensorial mais frequente na população, em 2012 já eram
mais de 360 milhões de afetados no mundo (WORLD HEALTH ORGANIZATION, 2012).
Essa condição pode causar atraso no desenvolvimento da linguagem e levar à dificuldade
de inserção na sociedade. Segundo (SILMAN MARIA CECíLIA MARTINELLI IóRIO,
2004), o impacto da privação da audição na vida de um indivíduo é significativo, pois
não afeta somente sua capacidade de compreender adequadamente as informações sonoras,
mas também o modo de se relacionar com seu meio e sua cultura, o que pode provocar
consequências biológicas, psicológicas e sociais.
Tecnologias que permitam melhora na comunicação, principalmente no reestabeleci-
mento da inteligibilidade da fala e na qualidade de vida dessas pessoas, devem ser pro-
movidas. Dessa maneira, são necessários estudos voltados ao aprimoramento de dispositivos
como aparelhos auditivos e implantes cocleares (IC), que buscam reestabelecer a audição
mesmo em condições em que o sistema auditivo encontra-se danificado.
Os sistema auditivo humano é um complexo conjunto de estruturas que realizam pro-
cessos de modo a garantir o funcionamento de um dos mais importantes sentidos humanos:
a audição. Esta, tão importante para o desenvolvimento do homem, contribui para o o
exercício da fala e possibilita a comunicação, permitindo assim a interação com os demais e
com o mundo.
Para seu estudo, o sistema auditivo pode ser dividido em sistema periférico e sistema
central. O primeiro é composto pelas três orelhas (externa, média e interna) e tem como
responsabilidade a captação/transmissão do som e a transdução mecânica-elétrica, gerando
estímulos no sistema nervoso. O segundo, é responsável por levar as informações até o
cérebro e gerar as sensações auditivas e percepções sonoras. O sistema auditivo central é
composto pelo nervo auditivo e córtices auditivos, o que introduz subjetividade devido aos
processos psicológicos envolvidos.
O sistema periférico é composto por três diferentes partes anatômicas, sendo que cada
parte é resposável por alguns processos fisiológicos:
1. Orelha externa: Composta pelo pavilhão auditivo e o meato acústico externo, tem
função de capturar e conduzir as ondas sonoras para dentro do corpo humano, até o
canal auditivo. Este, por sua vez, conduz as ondas sonoras até a membrana timpânica.
2. Orelha média: A membrana timpânica transmite as vibrações para um conjunto de
três ossículos (bigorna, martelo e estribo), conectados à janela oval.
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3. Orelha interna: As vibrações transferidas à janela oval, conectada à parede da cóclea,
causam uma movimentação do líquido intracoclear chamado perilinfa. Essa movimen-
tação acaba gerando uma onda de flexão que percorre a membrana basilar (MB) da
base ao ápice. Devido à característica tonotópica da cóclea (vista na Figura 2), regiões
diferentes da membrana basilar respondem com maior deslocamento a estimulos de
determinada frequência. Enquanto a onda de flexão percorre a membrana basilar, a
região cuja frequência natural coincide com a de estimulação será mais excitada. Essa
excitação fará com que as células ciliadas internas desta região, localizadas no Órgão
de Corti, iniciem um processo de depolarização produzindo nas terminações das fibras
aferentes do nervo auditivo disparos elétricos. Estes estímulo elétricos gerados são
conduzidos por um conjunto de neurônios que compõem o nervo auditivo até o córtex
auditivo, onde são transformadas em sensação auditiva.
A cóclea, ilustrada na Figura 1, por si só é composta por uma série de estruturas, que
podem ser esquematizadas conforme Figura 3. As principais funções de cada estruturas
foram resumidas na Tabela 1.
Figura 1: Fotografia da orelha interna.
Fonte: RASK-ANDERSEN MD (2013)
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Figura 2: Tonotopia e codificação de frequência na cóclea.
Fonte: adaptado de WHITTIER (2018)
Figura 3: Anatomia e morfologia da cóclea.
Fonte: adaptado de WHITTIER (2018)
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Tabela 1: Composição da Orelha Interna: estruturas e funções.
Escalas vestibular e timpânica Canais compostos de líquido intracoclear (perilinfa)
Osso temporal Osso poroso que circunda a cóclea
Membrana basilar Membrana movimentada pela vibração da perilinfa
Órgão de Corti Estrutura formada por células ciliadas capazes de gerar impulsos elétricos
Nervo auditivo Conjunto de fibras nervosas capazes de conduzir impulsos elétricos
Janela Oval Membrana que conduz vibrações do estribo para a cóclea
Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
De acordo com (ELZOUKI et al., 2011), existem três tipos de perdas auditivas. A perda
condutiva ocorre quando estruturas da orelha média ou externa são comprometidas, de
forma a impedir a condução da onda sonora até a orelha interna. Já a perda neurossensorial
se caracteriza por danificação das células ciliadas internas, lesão na cóclea ou no sistema
nervoso. Existem ainda perdas mistas, que combinam perdas já citadas.
Dessa maneira, é possível que um indivíduo tenha a orelha externa e média funcionando
corretamente, mas que os estímulos elétricos deixem de ser produzidos, e portanto não são
produzidas sensações auditivas no cérebro. Para contornar esse problema foi concebido
um dispositivo que tem como função estimular diretamente as fibras nervosas aferentes
do nervo auditivo. Desta maneira, o papel das células ciliadas internas é realizado por
um dispositivo eletrônico parcialmente implantável. Atualmente já foi comprovado que os
Implantes Cocleares restabelecem o sentido da audição no caso de surdez profunda, ou seja,
com perda de mais de 60 dB (RAUSCHECKER; SHANNON, 2002), e já foram considerados
a prótese neural mais bem sucedida (WILSON; DORMAN, 2008).
Pode-se considerar que o implante coclear teve seu início com os experimentos de Ales-
sandro Volta, perto de 1800. Volta forneceu o primeiro relato de estimulação elétrica do
sistema auditivo: ele conectou cada pólo de uma bateria a uma sonda de metal e inseriu cada
lado em um de seus canais auditivos, ouvindo então alguns sons (ESHRAGHI, 2012). Em
1957, outro avanço significativo foi feito, pois André Djourno e Charles Eyriès realizaram
um experimento com a primeira estimulação elétrica direta do sistema auditivo humano.
Um eletrodo foi implantado em um paciente, que foi capaz de identificar alguns conjuntos
de poucas palavras. Porém, o paciente não era capaz de difenciar locutores ou entender a
fala propriamente dita. O dispositivo desenvolvido falhou apenas algumas semanas após a
implantação (ESHRAGHI, 2012).
Foi apenas em 1976 que o Instituto Nacional de Saúde dos Estados Unidos (NIH) foi
envolvido e encomendou um estudo para avaliar o desempenho dos primeiros dispositivos de
IC. O estudo indicou que os sujeitos acompanhados tiveram de fato uma melhor qualidade de
vida após a implantação. Dessa maneira, no início dos anos 80 as relações entre instituições
de pesquisa e indústria foram fortalecidas, e na década de 90 empresas como a Advanced
29
Bionics, a Cochlear Limited, a MED-EL e a MXM surgiram e cresceram, se tornando as
principais fabricantes de IC’s (ESHRAGHI, 2012). Muitas dessas empresas surgiram a partir
de parcerias com universidades que pesquisavam sobre o tema, como é possível ver na Figura
4.
Figura 4: Localização geográfica das principais empresas e grupos de pesquisa que deram
origem aos principais fabricantes de IC’s.
Fonte: adaptado de ESHRAGHI (2012)
Atualmente os implantes cocleares tem uma configuração comum entre vários fabricantes,
consistindo de duas partes, como ilustrado na Figura 5. A parte externa é responsável por
analisar e processar uma entrada acústica, e a parte interna recebe sinais do processador
via antena e envia novos sinais para os eletrodos, responsáveis pela estimulação direta dos
neurônios do nervo auditivo.
Para garantir estimulação em vários locais da cóclea, de modo a cobrir a faixa de frequên-
cias audíveis, um conjunto de eletrodos é agrupado em um "feixe de eletrodos" usando uma
base de silicone. Os eletrodos são posicionados de forma a manter entre eles espaçamentos
específicos. Existem diversas configurações de feixes de eletrodos comerciais, com diferentes
tamanhos, geometrias e locais ótimos de inserção. Duas configurações importantes, que
dizem respeito ao espaço ocupado pelo eletrodo dentro do feixe, Half band e Full band (ou
apenas Banded), estão ilustradas na Figura 6.
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Figura 5: Ilustração esquemática de IC implantando em paciente.
Fonte: adaptado de MEDICAL (2014)
Figura 6: Modelos de eletrodos Half band e Full band.
Fonte: extraído de COCHLEAR (2011)
Cada eletrodo do feixe deve receber uma estimulação individual (ser capaz de ser esti-
mulado individualmente) ou em pares, caso o feixe tenha configuração para isso. Assim é
possível realizar diferentes formas de estimulação, como mono, bi ou multipolar. O tipo de
estimulação de eletrodo mais utilizada é a monopolar (WONG, 2015). Na Figura 7 é pos-
sível ver um esquemático explicativo da estimulação, na qual a corrente é injetada apenas
em um dos eletrodos intracocleares e retorna através dos tecidos corporais para um eletrodo
extracoclear. Este eletrodo fora da cóclea, geralmente colocado sob o músculo temporal, é
chamado também de referência (terra).
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Figura 7: Esquemático da estimulação monopolar.
Fonte: adaptado de WONG (2015)
Dentro do contexto exposto, busca-se com a realização deste trabalho o estudo de mo-
delos de solução numérica que representem o comportamento elétrico da cóclea humana sob
estimulação por implante coclear. Maior ênfase será dada em entender quais as diferenças
produzidas por cada tipo de representação geométrica, tanto da cóclea como dos eletro-
dos. Os resultados encontrados serão comparados com os disponíveis na literatura, seja na
forma de dados de pacientes implantados ou na forma de comparação com resultados de
pesquisadores da área.
1.2 Motivação e objetivos
1.2.1 Motivação
A importância de estudos elétricos a respeito do sistema auditivo humano vem sendo ressal-
tada desde a década de 60, inclusive pelo ganhador do prêmio Nobel de Fisiologia/Medicina
Georg von Békésy (PRIZE, 2018), responsável por descobertas de mecanismos físicos de
estimulação dentro da cóclea. Atualmente, após muitos avanços tecnológicos ocorridos, é
possível utilizar novas ferramentas para realizar análises elétricas, como o Método de Ele-
mentos Finitos (MEF). Desta maneira, ao combinar essa poderosa ferramenta com dúvidas
ainda pertinentes a respeito do tema, é possível contribuir para esclarecer cada vez mais o
funcionamento do corpo humano, permitindo o aprimoramento do desempenho dos dispo-
sitivos biomédicos.
Os estudos a serem realizados nesse trabalho são motivados, primeiramente, pensando
em sua grande aplicabilidade para desenvolvimento e aprimoramento de eletrodos para im-
plantes cocleares. Atualmente, quatro grandes marcas fabricantes compartilham parcela
majoritária no mercado e significativo conhecimento no assunto. O conhecimento aplicável,
permanece, desta maneira, bastante concentrado. Vários grupos de pesquisa estrangeiros
buscam, desde a década de 90, produzir conhecimento que possa contribuir para o avanço
das próteses. Com esse Trabalho de Conclusão de Curso, busca-se contribuir com novos mo-
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delos de excitação da cóclea e discussões que possam ser aproveitadas para o aprimoramento
de IC’s. Ao mesmo tempo, o trabalho pode colaborar para incentivar mais profissionais a
se inteirar do assunto e produzir conteúdo, inclusive no Brasil.
A população brasileira tem crescentes demandas por implantes cocleares, inclusive o
sistema de saúde pública brasileiro (SUS) financia a cirurgia de Implantes Cocleares para
pessoas com perda de audição grave a profunda que atendem a critérios específicos estabele-
cido na legislação (SAúDE, 2014). Apesar de se tratar de um produto com bons resultados
em pacientes, ainda restam alguns desafios nessa área.
O próprio sistema auditivo humano, por si só, não tem os seus processos e funcionamento
totalmente explicados cientificamente, o que pode ser visto como uma potencial fonte de
oportunidades para melhora no desempenho dos implantes. Nota-se que alguns pacientes
implantados ainda apresentam dificuldades para reconhecimento de fala, principalmente em
ambientes ruidosos, por exemplo. Portanto, há margem para desenvolvimento de conteúdo
nessa área.
Após pesquisa na literatura, notou-se que uma série de estudos são sugeridos, como
pesquisas envolvendo a preservação da audição pós-implantação, a melhoria do projeto de
eletrodo, o desenvolvimento de processo de inserção menos traumático do eletrodo, bem
como o uso de células-tronco e várias drogas para reter e regenerar os neurônios na cóclea
(ESHRAGHI, 2012). Também aponta-se a tendência do uso de modelos tridimensionais e
modelagem numérica (HANEKOM, 2016).
Ainda notou-se que, entre os estudos publicados, há poucos que fazem uma comparação
entre diferentes modelos de cócleas humanas, seja no quesito da geometria utilizada para
a representação das estruturas, seja na formulação escolhida para solução das simulações.
Também não são muito comparadas as principais tendências do comportamento elétrico da
cóclea obtidas em cada modelo, salvo alguns artigos de revisão. Publicações que façam aná-
lise comparativa de diferentes eletrodos comerciais utilizando MEF não foram encontradas.
Também são poucos os estudos problematizando a simplificação quase-estática, até recente-
mente amplamente utilizada, e investigando os efeitos capacitivos dos tecidos, estes evidentes
apenas em simulações eletrodinâmicas. Não foram encontrados estudos eletrodinâmicos em
modelos de cócleas humanas fielmente representadas (como resultantes de imageamento por
microtomografia). Dessa maneira, acreditou-se ser possível contribuir para o avanço do
conhecimento na área através das análises citadas.
1.2.2 Objetivos
O objetivo principal do trabalho é realizar um estudo do comportamento elétrico da cóclea






2.1 Análises elétricas da cóclea
Historicamente, o estudo do comportamento elétrico da cóclea iniciou através de análises
utilizando parâmetros concentrados. Elementos como resistores e capacitores eram utiliza-
dos para construir circuitos elétricos que representassem as propriedades elétricas da cóclea
(SABA, 2012). Esses primeiros modelos eletroanatômicos foram utilizados principalmente
da década de 50 até os anos 90, sendo alguns dos mais conhecidos pela área os apresentados
por von Bekèsy e Streliof. Esse tipo de representação através de redes elétricas perdeu sua
importância devido ao desenvolvimento computacional, que permitiu o uso de novas técni-
cas, mesmo não desaparecendo completamente como mostra o trabalho de VANPOUCKE;
ZAROWSKI; PEETERS (2004).
O método de parâmetros concentrados não é recomendado para modelagens mais deta-
lhadas da cóclea estimulada por implante coclear, pela dificuldade de representação fiél das
estruturas geométricas. Com os avanços computacionais e a necessidade de investigar me-
lhor os efeitos elétricos das estruturas detalhadas, pesquisadores iniciaram o uso de modelos
de condução de volume em análises de solução numérica.
Alguns dos principais artigos, teses e dissertações a respeito de modelagem elétrica da
cóclea e/ou estimulação por implantes cocleares, que fazem uso de soluções numéricas, são
organizados na sequência de forma a apresentar quais foram as principais análises realizadas
até o momento. As informações aqui resumidas estão detalhadas na Tabela 11, disponível
no Apêndice B.
1. Análise da interface eletrodo-tecido
Após a implantação dos eletrodos dentro da cóclea, ocorre uma reação por parte
do organismo acarretando no crescimento de tecido fibroso de cicatrização ao redor
do feixe (HANEKOM, 2005). Alguns autores, como RUBINSTEIN et al. (1987),
HANEKOM (2005), LAI; CHOI (2007) e SABA (2012) apresentaram modelos para
analisar como a distribuição de potencial elétrico é afetada pela presença do tecido
cicatricial.
Hanekom inclusive acoplou um modelo neural e analisou as mudanças no limiar de
excitação neural e padrões de excitação das fibras nervosas. Já Lai, comparou diferen-
tes modelos de interface eletrodo-tecido, utilizando apenas modelagem por elementos
finitos e elementos finitos juntamente com parâmetros concentrados.
2. Análises elétricas combinadas com modelo neural
Para modelar completamente o comportamento elétrico da cóclea, é preciso levar em
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3. Influência do posicionamento dos eletrodos
Alguns autores fizeram análises buscando entender qual a influência do posicionamento
dos eletrodos dentro da cóclea em termos de resposta elétrica. FRIJNS; BRIAIRE;
GROTE (2001) utilizaram um modelo construído através de rotação em espiral de
uma seção histológica da cóclea humana e de porquinho-da-índia para analisar com-
parativamente eletrodos posicionados em região mais próxima ao modíolo com aqueles
próximos à parede lateral da cóclea. Foi utilizado apenas um eletrodo comercial, o
Clarion HiFocus.
O grupo de BRIAIRE; FRIJNS (2006) estudou a posição ótima do feixe de eletrodos
Clarion HiFocus dentro da cóclea, considerando o limiar de estimulação e seletividade
espacial, para uma cóclea com fibras nervosas intactas e para degeneradas. KANG et
al. (2015) também utilizaram de modelo neural, analisando como a posição do eletrodo
influencia na resposta do nervo auditivo utilizando dois tipos de estimulação: trens de
pulso de baixa ou alta frequência. Recentemente, MAREL et al. (2016), estudaram
um intervalo preferível para profundidade de inserção de feixes de eletrodo na região
da janela oval, para minimizar disparidade de frequência.
4. Comparação de desempenho de eletrodos
Estudos que comparam eletricamente o desempenho de diferentes eletrodos foram
feitos por CHOI; LAI; CHEN (2005). Os autores utilizaram modelos de seção da
cóclea extrudada para comparar o desempenho de diferentes tipos de eletrodos não
comerciais, como planar, esférico, banded e half-banded, em relação à capacidade de
gerar estímulos neurais.
5. Comparação de modelos de cóclea
Em sua tese, SABA (2012) comparou modelos retos e enrolados de cóclea humana
estimulados com o feixe Nucleus 24 da Cochlear Ltd. Através de curvas de potencial
elétrico gerado por estímulo de corrente, medidos ao longo da membrana basilar,
mostrou como cada modelo geometricamente diferente influencia no comportamento
elétrico da cóclea. Modelos com seção transversal não uniforme acabam alterando
a magnitude de potencial elétrico ao longo do comprimento da cóclea, e o modelos
enrolados acabam apresentando um segundo pico de excitação, conforme pode ser
visto nas Figuras 10 e 11.
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Figura 10: Modelo reto de Saba e resultados encontrados, a linha vermelha ressalta a
tendência das curvas.
Fonte: adaptado de SABA (2012)
Figura 11: Modelo enrolado de Saba e resultados encontrados, círculos vermelhos ressaltam
segundos picos de excitação.
Fonte: adaptado de SABA (2012)
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6. Estudos dinâmicos
INGUVA et al. (2015) utilizaram um modelo de seção histológica humana extrudada
para analisar a aplicabilidade do critério quase estático nas simulações elétricas da
cóclea. Ao comparar a densidade de corrente elétrica em pontos dentro da cóclea, para
formulação puramente resistiva e simulação considerando efeitos capacitivos (portanto
dinâmica), foram encontradas disparidades.
Seguindo na mesma linha, WONG (2015) apresenta simulações dinâmicas conside-
rando o efeito capacitivo dos materiais que compõem a cóclea, para um modelo de
porquinho-da-índia obtido através de imageamento por sTSLIM, método de digita-
lização a laser. O autor ainda compara os resultados das simulações com medições
experimentais. O autor costuma apresentar os resultados através gráficos de potencial
ao longo do tempo, restritos a um período do pulso de estimulação, conforme Figura
12.
Figura 12: Curvas de potencial elétrico ao longo do tempo encontradas por Wong, para
simulações e medições em animal sob teste.
Fonte: adaptado de WONG (2015)
7. Outros
FRIJNS; KALKMAN; BRIAIRE (2009) analisaram alguns dos possíveis efeitos inde-
sejados do uso de implantes cocleares. A indicativa clínica de aumento de estimulação
do nervo facial em casos de otoesclerose coclear foi confirmada, e segundo o autor, a
causa principal dessa estimulação indevida do nervo facial seriam os elevados níveis
de estimulação injetados através do implante.
A possibilidade de inclusão de novas estruturas físicas nos modelos de cóclea foi apre-




cada paciente possui cócleas com geometria e dimensões diferentes, de acordo com uma vari-
abilidade humana, e os eletrodos são inseridos de forma ligeiramente diferente em cada uma
delas. Desta maneira, após a cirurgia, um mapa do paciente é feito, determinando quais os
níveis de corrente/tensão que podem ser utilizados como excitação em cada eletrodo.
Na revisão do estado da arte nota-se investigação frequente de geometrias animais. Os
modelos animais foram muito utilizados para investigações experimentais, já que se tratam
de experimentos invasivos. Desta maneira, buscou-se utilizar os dados medidos experi-
mentalmente em modelos computacionais tridimensionais, usando do desenvolvimento de
soluções computacionais para estudar os processos da audição. O desenvolvimento de mo-
delos tridimensionais de animais não precedeu os modelos cocleares humanos, os processos
ocorreram paralelamente. Os modelos animais possibilitaram investigar melhor a eletrofisi-
ologia do sistema auditivo e auxiliar o desenvolvimento de modelos humanos (HANEKOM;
HANEKOM, 2016).
Em relação às análises com eletrodos para implantes cocleares, é possível perceber como
os estudos foram focados principalmente em analisar a posição de inserção do arranjo de
eletrodos na cóclea e a ocorrência de excitação dos nervos (auditivo e facial). Contudo,
não foi encontrada literatura expressiva a respeito da influência da configuração geométrica
do feixe (variação do comprimento dos contatos, espaçamento entre contatos, seu raio) na
distribuição de potencial elétrico, inclusive uma comparação entre modelos de eletrodos
comerciais. A maioria dos estudos usa apenas um tipo de feixe de eletrodos e não faz
uma comparação significativa entre vários modelos. Portanto, é possível que ainda existam
algumas informações a serem obtidas a partir desta análise.
Segundo a revisão de KALKMAN; BRIAIRE; FRIJNS (2016) e exposto na tabela-resumo
(Tabela 11 Apêndice B), todos os modelos de condução de volume desenvolvidos até o ano
de 2004 empregam a aproximação quase-estática de assumir que o conjunto de eletrodos
e todas as estruturas cocleares são puramente resistivos. A partir de 2004, e com maior
força atualmente, alguns estudos começam a levar em consideração outras propriedades dos
materiais.
2.2 Equações de Maxwell e o Método de Elementos Finitos
O físico James Clerk Maxwell foi responsável por unificar as equações que regem todos os
fenômenos eletromagnéticos clássicos. As quatro equações de Maxwell: Lei da Indução de
Faraday (Eq. (1)), Lei de Àmpere complementada (Eq. (2)), a Lei de Conservação do fluxo
magnético (Eq. (3)) e a Lei de Gauss (Eq. (4)) são definidas em sua forma diferencial como
sendo:









div ~B = 0 (3)
div ~D = ρ. (4)
O conjunto é composto ainda pelas relações constitutivas Eqs (5), (6) e (7).
~J = σ ~E (5)
~B = µ ~H (6)
~D = ε ~E (7)
sendo que ~J representa a densidade superficial de corrente [A/m2], ~H o campo magnético
[A/m], ~B a indução magnética [T], ~D a indução elétrica [C/m2], ρ a densidade volumétrica
de carga [C/m3], µ a permeabilidade magnética [H/m], ε a permissividade elétrica [F/m], σ
a condutividade elétrica [S/m].
Para resolver problemas de eletromagnetismo em estruturas de geometria complexa, é
possível utilizar o Método de Elementos Finitos (MEF), que surgiu na década de 1950
e se tornou uma ferramenta eficiente para resolução de problemas descritos por equações
diferenciais, incluindo problemas de difusão de campos elétricos e magnéticos em problemas
práticos de engenharia. Esses problemas, descritos por equações diferenciais parciais de
segunda ordem, cuja solução analítica pode ser de difícil obtenção, passaram a ser resolvidos
através de procedimentos numéricos (BASTOS, 2004).
O MEF se baseia na discretização do domínio e do uso de métodos tais como o Método de
Galerkin para resolver as equações diferenciais em cada um dos elementos por aproximação,
sendo que a solução é obtida pela superposição das soluções parciais. O domínio de estudo
é divido em pequenos elementos. Um nó é definido como o vértice de um ou mais elementos,
não podendo ser um ponto situado no meio de uma aresta (BASTOS, 2004). Para estruturas
tridimensionais, tetraedros podem ser escolhidos como elementos que constituem o domínio
de cálculo. No caso da simulação de um campo elétrico por meio do método de elementos
finitos, pode-se considerar que o potencial elétrico varia linearmente de acordo com:
V (x, y, z) = a1 + a2 x+ a3 y + a4 z, (8)
sendo que a1 a a4 são os coeficientes de uma equação linear de quatro incógnitas. Con-
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siderando que um tetraedro tem quatro vértices, pode-se representá-los conforme mostrado
na Figura 15.
Figura 15: Tetraedro com seus pontos cartesianos.
Fonte: adaptado de JIN (2015)
Aplicando a Equação (8) em cada vértice, tem-se o potencial em cada nó:
V1 = a1 + a2 x1 + a3 y1 + a4 z1
V2 = a1 + a2 x2 + a3 y2 + a4 z2
V3 = a1 + a2 x3 + a3 y3 + a4 z3
V4 = a1 + a2 x4 + a3 y4 + a4 z4.
O sistema de equações acima pode ser resolvido utilizando Regra de Cramer (Eq. (9)) e
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Onde "Volume"é o volume do elemento tetraédrico. Chamando o resultado de cada de-

















[p4 V1 + q4 V2 + r4 V3 + s4 V4].
















[p4 + q4 x+ r4 y + s4 z]
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Dessa forma, o potencial elétrico pode ser escrito como sendo:
V (x, y, z) = V1 φ1 + V2 φ2 + V3 φ3 + V4 φ4.
As funções de forma tem as seguintes propriedades (BASTOS, 2004), para i e j variando
de 1 a 4, de forma a varrer todos os pontos do tetraedo:
φi(xj, yj, zj) =


1, se i = j




φi(x, y, z) = 1 (11)
Para valores intermediários de x, y e z no interior do tetraedro, as funções de forma
assumirão valores entre 0 e 1, e sua soma sempre será igual a 1.
Como será discutido no próximo capítulo, o gradiente das funções de forma serão utili-
















(q4iˆ+ r4jˆ + s4kˆ)
(12)
Os conceitos e as expressões apresentadas neste capítulo serão utilizados no decorrer
desde trabalho para a dedução do sistema matricial a partir do qual são obtidas soluções de
problemas envolvendo eletromagnetismo. No âmbito da Engenharia Elétrica, a solução de
um problema em elementos finitos parte de uma formulação específica, utilizando as equações
de Maxwell de modo a representar os fenômenos físicos envolvidos. Expressões matemáticas
são deduzidas, transformadas em uma integração e posteriormente em forma matricial. Um
exemplo deste procedimento será discutido no capítulo referente à Eletrocinética.
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3 Modelagem eletrocinética da cóclea
3.1 Fundamentação teórica
A formulação eletrocinética, que pode ser definida como o estudo da distribuição espacial
da densidade de corrente ~J nos materiais condutores, é representada por duas equações de
Maxwell e uma equação constitutiva:
rot ~E = 0 (13)
div ~J = 0 (14)
~J = σ ~E. (15)
Em relação ao domínio e contornos do estudo, são utilizadas as condições homogêneas
descritas nas Equações (16) e (17), que ao serem trabalhadas resultam nas condições de
Dirichlet e Neumann, respectivamente.
~n× ~E |Γe= 0 → v |Γe= v0 (16)
~n · ~J |Γj= 0 → ~n · grad v |Γj= 0 (17)
Utiliza-se a formulação em função do potencial escalar elétrico, sendo que ~E = − grad V ,
e tem-se:
div J = 0
div (σE) = 0
div(σ grad V ) = 0 . (18)
A Equação (18) é conhecida como forma forte do problema eletrocinético, uma vez que
é formada por equações diferenciais de segunda ordem. Para encontrar a forma fraca, na
qual há uma redução na ordem de derivadas, usa-se o Método dos Resíduos Ponderados.
O método baseia-se em aplicar na Equação (18) um potencial V aproximado, de forma
que o divergente não seja exatamente nulo e sim resulte em um resíduo R, conforme a
Equação (19):
div(σ grad V ) = R. (19)




Rw dΩ = 0, (20)
onde w é uma função de ponderação. Substituindo a Equação (19) em (20) tem-se:
∫
Ω
div(σ grad V )w dΩ = 0. (21)
Para simplificar a equação é possível utilizar algumas variáveis, chamando (σ grad V ) =
u e w = p. Agora, aplica-se a Fórmula de Green do tipo gradiente-divergente:
∫
Γ
nu p dΓ =
∫
Ω
div u p dΩ +
∫
Ω
u grad p dΩ. (22)
Retomando às variáveis do problema:
∫
Γ
nσ grad V w dΓ =
∫
Ω
div(σ grad V ) w dΩ +
∫
Ω
σ grad V gradw dΩ. (23)
O primeiro termo é zerado uma vez que o problema deve obedecer à condição de Neumann
e o segundo, devido à Equação 21. Obtém-se assim a forma fraca da formulação:
∫
Ω
σ grad V w dΩ = 0 . (24)
Aplicando o método de Galerkin, onde w = φ(x, y), definido no capítulo anterior, e
usando Equação 12, tem-se:
∫
Ω
σ grad V · grad φi dΩ = 0.
Expandindo para o caso de φ1:
∫
Ω
σ[(V1 grad φ1 + V2 grad φ2 + V3 grad φ3 + V4 grad φ4)][
1
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[V1(q1q1 + r1r1 + s1s1) + V2(q1q2 + r1r2 + s1s2) + V3(q1q3 + r1r3 + s1s3)




Como a integral no domínio resulta no volume do tetraedro, é possível simplificar a







q1q1 + r1r1 + s1s1 q1q2 + r1r2 + s1s2 q1q3 + r1r3 + s1s3 q1q4 + r1r4 + s1s4
q2q1 + r2r1 + s2s1 q2q2 + r2r2 + s2s2 q2q3 + r2r3 + s2s3 q2q4 + r2r4 + s2s4
q3q1 + r3r1 + s3s1 q3q2 + r3r2 + s3s2 q3q3 + r3r3 + s2s3 q3q4 + r3r4 + s3s4



















Tendo as matrizes de cada elemento, é montada uma matriz de contribuições global:
SS ·V = Q, (26)
no qual,
SS – matriz contendo as contribuições de cada elemento
V – matriz dos potenciais elétricos
Q – matriz nula.
3.2 Estudo de caso: Modelo para comparação com literatura (MV)
3.2.1 O Modelo de Validação
Este capítulo trata das análises realizadas utilizando um modelo de validação (MV), visando
validar o modelo por comparação com os resultados obtidos por outro autor. Essa valida-
ção possibilita dar continuidade do uso de simulações numéricas para realizar as análises
desejadas.
Após a revisão da literatura, o trabalho feito por SABA (2012) em sua tese de doutorado
foi escolhido como base para inciar as análises desejadas e realização da validação. Conforme
descrito na tese, um modelo tridimensional de seção circular e uniforme foi utilizado para
computar o espalhamento de potencial elétrico dentro da cóclea. O modelo proposto por
Saba se encontra suficientemente descrito na tese, principalmente em termos de dimensões
utilizadas. Alguns informações importantes são:
• Para a espessura da Membrana Basilar (MB), Saba utilizou o valor citado na literatura,
que varia de 0,03 mm na base da cóclea até 0,01 mm no ápice, segundo SKRODZKA
(2005).
• Foi utilizado um comprimento da MB de 35 mm. O mesmo valor é frequentemente
utilizado pela área (STANDRING, 2015; SABA, 2012).
• O osso temporal que circunda a cóclea tem volume de 1 cm3.
O Modelo de Validação (MV) foi construído com base nas informações colhidas na tese
de Saba. A geometria foi construída diretamente no COMSOL Multiphysics, software que
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analisa o comportamento de sistemas dinâmicos utilizando Método de Elementos Finitos.
Este foi escolhido devido à experiência com a ferramenta e pela possibilidade de realizar
simulações multifísicas. Para geometrias mais simples, as ferramentas de desenho do próprio
COMSOL são suficientes para a criação do modelo de volume. Seguem na Tabela 2 mais
detalhes dos parâmetros usados para a construção do MV.
Tabela 2: Características do Modelo de Validação (MV).
Dimensão Valor [mm]
Comprimento da cóclea 35
Raio da cóclea 1,15
Comprimento da MB 35
Altura da MB 0,03
Largura da MB 2,3
Volume do osso 1 [cm3] = 40 mm de comprimento e 2,83 mm de raio
Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
O feixe de eletrodos construído para inserção no MV é uma versão simplificada do modelo
apresentado na tese de Saba, visando facilidade construtiva. Em SABA (2012) foi construído
um feixe baseado no Nucleus 24 da empresa Cochlear, que, segundo o autor, tem as seguintes
características: tamanho ativo de 16,5 mm, comprimento do eletrodo de 0,3 mm, tamanho
dos espaçamentos de silicone de 0,45 mm, diâmetro do feixe variando de 0,8 mm a 0,5 mm,
sendo 22 o número total de eletrodos. A Tabela 3 explicita os parâmetros usados para a
construção do eletrodo simplificado. A geometria do modelo completo está ilustrada na
Figura 16.





Comprimento do contato 0,3
Comprimento do espaçamento 0,45




As simulações foram realizadas utilizando o Método de Elementos Finitos no COMSOL,
no módulo físico Electric Currents em regime estacionário. Com o objetivo de facilitar
a comparação dos dados obtidos com os da literatura, foi preciso plotar os resultados de
potencial elétrico ao longo do comprimento da membrana basilar. Criou-se uma linha que
percorre o comprimento da membrana basilar, na sua superfície inferior. Para a estimulação
de cada eletrodo, o resultado da distribuição de potencial elétrico ao longo dessa linha foi
medido. Ao comparar os resultados obtidos com o encontrado na literatura, obtém-se o
gráfico da Figura 19. Para todos os gráficos deste trabalho nos quais as medições foram
feitas em linhas, o resultado é apresentado seguindo o estabelecido pela área: percorrendo
a cóclea da base até o ápice.
Figura 19: Comparação do potencial elétrico na superfície inferior da Membrana Basilar
no modelo MV e na literatura (SABA, 2012), para estimulação dos 4 primeiros eletrodos
basais.




































Refereˆncia Modelo de Validac¸a˜o
Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
Foi considerado que os resultados obtidos foram suficientemente próximos dos aponta-
dos na literatura. Algumas poucas diferenças entre as curvas são notáveis. Como o feixe de
eletrodos construído é uma versão simplificada do Nucleus 24 (o diâmetro do feixe foi consi-
derado constante) são esperadas algumas leves diferenças no resultado. Além disso, a curva




Figura 22: Potencial elétrico na superfície inferior da MB, variando algumas características
do modelo MV, para estimulação monopolar dos 6 eletrodos mais apicais.







































Sem Silicone Sem MB e sem Silicone
Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
Para não limitar as comparações apenas à magnitude do valor do potencial elétrico
gerado, resolveu-se utilizar como critério de comparação também o espalhamento gerado
pelo feixe de eletrodos ao longo da membrana basilar. Com a curva de potencial elétrico
que é gerada pela estimulação de um eletrodo, é possível aplicar o método da Banda de Meia
Potência e relacionar o pico da curva com a largura da sua banda, obtendo uma forma de
mensurar o espalhamento. Fazendo uma média dos espalhamentos gerados por cada eletrodo
do feixe, calcula-se um valor de espalhamento médio para determinada configuração.









sendo ∆xMP a banda de meia potência e P o máximo potencial elétrico na linha ao longo
da membrana basilar.
A Tabela 6 apresenta o espalhamento médio encontrado para cada modelo. Os resultados
indicam que ao remover ambos, silicone e membrana basilar, do Modelo de Validação, as
curvas ficam mais largas (menos seletivas).
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ocupa praticamente toda a seção transversal do feixe (full-banded) e em que ocupa apenas
uma parte, geralmente contendo duplas de eletrodos (non full-banded ou half banded).
As informações apresentadas no documento da Cochlear não estavam completas e por-
tanto não descreviam todas as dimensões necessárias para a reprodução fiél dos feixes. Em
casos non full banded, não ficou explícita a porção da seção transversal do feixe que é de
fato ocupada pelos eletrodos. Portanto, algumas aproximações precisaram ser feitas.
Todos os feixes de eletrodos foram construídos em formato circular, formando um cilindro
com raios de diferentes dimensões em cada extremidade. O comprimento de cada eletrodo,
para cada feixe, é indicado nas Tabelas 7, 8 e 9, assim como qual a porção de seção transversal
ocupada. Alguns feixes têm eletrodos ou espaçamentos que variam de dimensão seguindo
uma certa lógica. Essa lógica foi obtida através do indicado no documento da Cochlear Ltd
(COCHLEAR, 2012), e é apresentada iniciando a contagem a partir do eletrodo mais apical.
• ADVANCED BIONICS (AB) HIFOCUS 1J
Tabela 7: Características do eletrodo Advanced Bionics HiFocus 1J.
Dimensão
Diâmetro apical 0,4 mm
Diâmetro basal 0,8 mm
Contatos 16 contatos de 0,5 mm
Espaços 15 espaços de 0,6 mm
Espaço extra 8 mm
Comprimento ativo 17 mm
Comprimento total 25 mm
Profundidade dos eletrodos Full-banded
Fonte: COCHLEAR (2012)








Figura 35: Potencial elétrico por unidade de corrente ao longo da superfície inferior da MB
no MC, usando diferentes modelos comerciais de feixes de eletrodo.



































AB HiFocus 1J MED-EL Standard
Cochlear Straight
Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
Isso traz fortes indícios de que o MED-EL Standard estimula os terminais do nervo
auditivo que se conectam ao Órgão de Corti mais facilmente. Isso pode ser devido ao
seu maior raio ou à configuração non full banded, na qual um par de eletrodos é excitado
simultaneamente. Portanto, o feixe pode ser considerado mais eficiente, pelo menos quando
comparado com os outros eletrodos analisados na mesma posição de inserção.
Contudo, também pode ser concluído que, de maneira geral, os três modelos de feixes
de eletrodos produzem distribuições de potenciais elétricos bastante similares. Para uma
mesma região da membrana basilar, a maior diferença de potencial produzido entre os mo-
delos é de aproximadamente 45 V/A. Em termos de excitação em regiões apicais, os modelos
da Cochlear e Advanced Bionics excitam uma área bastante similar da cóclea, enquanto o
feixe da MED-EL consegue excitar regiões mais apicais, já que é consideravelmente mais
longo que os outros dois.
Foi realizada uma análise de influência de estruturas para o Modelo Cilíndrico, da mesma
forma que no Modelo de Validação. Os resultados para configuração sem membrana basilar
e sem silicone encontram-se na Figura 36 e indicam uma redução do potencial elétrico
65
produzido. Além disso, a diferença de potencial elétrico produzido entre os feixes comerciais
tornou-se ainda menor, fazendo com que seu desempenho seja mais similar. Os resultados
da Figura 36 podem ser usados posteriormente para uma comparação justa com o Modelo
Enrolado 1 (µCT-1), apresentado na próxima seção.
Figura 36: Potencial elétrico por unidade de corrente ao longo da região da Membrana
Basilar, para o Modelo Cilíndrico sem MB e sem silicone, para diferentes modelos comerciais
de feixe de eletrodos.






































AB HiFocus 1J MED-EL Standard
Cochlear Straight
Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
3.5 Estudo de caso: Modelo Enrolado 1 (µCT-1)
Um conjunto de imagens obtidas através de microtomografia (µCT) (BRAUN; BÖHNKE;
STARK, 2012; STARK et al., 2012) foi utilizado para reconstrução tridimensional de uma
cóclea humana. Os arquivos foram disponibilizados pelo Dr. Frank Boehnke da Universidade
Técnica de Munique. O volume gerado foi salvo no formato .stl (Stereolithography), gerando
um arquivo que contém toda a geometria 3D representada em forma de malha (conjunto de
triângulos). Esse formato foi escolhido uma vez que é usado para impressões 3D, existindo






Foram feitas análises de seletividade, comparando os modelos Cilindrico (MC) e Modelo
Enrolado 1 (µCT-1), seguindo o critério da Banda de Meia Potência conforme Equação (27).
As Figuras 42, 43 e 44 comparam os resultados de largura de banda e espalhamento para
os dois modelos, para cada feixe de eletrodo comercial.
Figura 42: Largura da banda e seletividade do feixe Advanced Bionics HiFocus 1J para
modelos MC e µCT-1.


































Fonte: Elaborado pelo autor (2018)




































Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
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Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
Pode ser notado que todos os modelos de feixe de eletrodos analisados têm largura de
banda e espalhamento de potencial elétrico muito similares. Contudo, quando os resultados
do Modelo Cilíndrico e Modelo Enrolado 1 são comparados, nota-se uma tendência diferente
para cada um.
Tanto o espalhamento como a largura de banda medidos no Modelo Enrolado 1 apre-
sentaram variações para diferentes eletrodos num mesmo feixe, praticamente seguindo um
padrão oscilatório. As mesmas variáveis medidas no Modelo Cilíndrico se apresentaram
constantes ou então com um decaimento linear com o número do eletrodo.
Uma possível explicação para essa diferença entre os dois modelos pode ser a curva
guia utilizada para posicionar o feixe de eletrodos. No Modelo Cilíndro, os eletrodos são
centralizados dentro do tubo que representa a cóclea, isso se reflete na ocorrência das mesmas
distâncias laterais entre o eletrodo e a parede da cóclea durante todo o seu comprimento.
No modelo enrolado isso não pôde ser reproduzido. A curva guia não ficou exatamente
centralizada e nem sua inclinação constante.
Contudo, com a cirurgia de inserção de feixes de eletrodos em pacientes, é difícil de
se obter um resultado no qual os eletrodos fiquem centralizados em relação a todas as
seções da cóclea. É possível que os resultados encontrados pelo Modelo Enrolado 1 sejam
mais realistas do que os encontrados para o Modelo Cilíndrico. Esse também pode ser um
comportamento causado pela geometria irregular da seção da cóclea humana. Portanto,
sugere-se que maiores averiguações sejam feitas por pesquisadores da área.
Resultados de grandezas elétricas de interesse, como potencial elétrico, campo elétrico,
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densidade de corrente superficial e indução elétrica, seguem nas Figuras 45 a 51 para simu-
lação monopolar para o 13o eletrodo do feixe Cochlear Straight.
Figura 45: Potencial elétrico para modelo µCT-1 sob estimulação do 13o eletrodo do feixe
Cochlear Straight.
Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
Figura 46: Equipotenciais para modelo µCT-1 sob estimulação do 13o eletrodo do feixe
Cochlear Straight.
Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
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Figura 49: Densidade de corrente superficial para modelo µCT-1 sob estimulação do 13o
eletrodo do feixe Cochlear Straight.
Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
Figura 50: Campo elétrico para modelo µCT-1 sob estimulação do 13o eletrodo do feixe
Cochlear Straight.
Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
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A curva guia discretizada em vários segmentos de reta, mencionada na Seção 3.3, teve
suas seções transformadas gradualmente em segmentos colineares. Dessa maneira, foi pos-
sível desenrolar a cóclea. O feixe de eletrodos Cochlear Straight foi posicionado sob a curva
guia alterada.
Com a geometria importada no COMSOL, círculos foram construídos paralelos às su-
perfícies dos eletrodos. Ao unir cada círculo através da ferramenta Loft, a geometria de um
tubo foi construída, representando a cóclea.
Para todas as configurações, o círculo mais basal tem diâmetro de 1,85 mm e o mais
apical, diâmetro de 1 mm. O osso temporal foi novamente representado como um cubo, agora
de dimensão de 18mm de lado. Essa dimensão foi necessária para permitir que a cóclea da
Configuração 6, que é completamente reta, pudesse estar totalmente contida dentro do osso.
Ressalta-se que todas as configurações utilizaram as mesmas dimensões de cóclea e osso,
para um mesmo feixe de eletrodos, apenas tinham uma curvatura diferente. As malhas de
elementos finitos geradas para estes modelos continham entre 200 e 300 mil elementos. Os
resultados de potencial elétrico por unidade de corrente (PE por UC) para as estimulações
monopolares podem ser vistas nas Figuras 53 a 55.
Figura 53: Potencial elétrico por unidade de corrente ao longo da MB para Modelos C1 e
C2 e o feixe de eletrodos Cochlear Straight.





















Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
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Figura 54: Potencial elétrico por unidade de corrente ao longo da MB para Modelos C3 e
C4 e o feixe de eletrodos Cochlear Straight.























Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
Figura 55: Potencial elétrico por unidade de corrente ao longo da MB para Modelos C5 e
C6 e o feixe de eletrodos Cochlear Straight.























Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
Os resultados mostram que, uma vez que a cóclea está sendo desenrolada, os efeitos de
estimulação cruzada são lentamente reduzidos, até que desaparecem e as curvas assumem
a forma suave vistas nos modelos retos, como o Modelo Cilíndrico (Figura 35). Este é um
forte indicativo de que os segundos picos de potencial elétrico encontrados nas curvas dos




obtidas através de medição em pacientes, como mostrado nas Figuras 20 e 21. Nas medições,
também podem ser notados os efeitos da estimulação cruzada, ainda que com que menor
preponderância do que os resultados encontrados para o Modelo Enrolado 1 (µCT-1).
Figura 57: Comparação de potencial elétrico gerado por estimulação monopolar de eletrodos,
para modelos enrolados com seção transversal constante e variável.




































Sec¸a˜o varia´vel Sec¸a˜o constante
Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
3.8 Resultados parciais
Os estudos realizados com formulação eletrocinética permitiram analisar como o comporta-
mento elétrico da cóclea se apresenta para diferentes geometrias utilizadas. Modelos retos
de seção constante são úteis para aproximações, pois apresentam resultados aproximados de
como a distribuição de potencial elétrico se estabelece dentro da cóclea estimulada. Já mo-
delos enrolados e com seção variável são mais fiéis à realidade, pois apresentam tendências
que são percebidas nas curvas de medição em pacientes.
É interessante ressaltar que as características geométricas não são apenas importantes
para ajustes de detalhes, por exemplo atingir um valor de potencial elétrico mais próximo
ao esperado em pacientes. Essa complexidade geométrica traz grandes influências no com-
portamento esperado, alterando o formato que as curvas de potencial elétrico ao longo da
membrana basilar assumem.
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Considerando a variação da seção transversal da cóclea, os estudos indicam que o po-
tencial elétrico é menor em regiões basais. Tal informação é importante para estudos do
desempenho e desenvolvimento dos feixes de eletrodos para IC. Os modelos apresentados
nesse capítulo podem ser utilizados para análises futuras, como por exemplo, otimizar o
tamanho e intensidade de excitação em cada eletrodo do feixe de maneira a gerar apenas a
estimulação necessária.
Os efeitos de estimulação cruzada estudados nesse capítulo também podem servir como
base para estudos mais complexos. O fato de que existe uma estimulação não desejada em
outra região da cóclea levanta algumas questões: se o potencial elétrico gerado na região in-
desejada tiver magnitude suficiente para estimular o nervo, novas frequências estarão sendo
estimuladas. Consequentemente, a interpretação do som por parte do implantado é preju-
dicada. Uma vez que o modelo desenvolvido é capaz de reproduzir efeitos de estimulação
cruzada, um acoplamento desse com modelos neurais que representem o comportamento no
nervo auditivo pode ser usado para tais investigações.
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4 Modelagem eletrodinâmica da cóclea
4.1 Fundamentação teórica
A formulação eletrodinâmica é capaz de levar em consideração as variações de indução
elétrica do modelo, ou seja, permite analisar efeitos capacitivos. Neste caso, não é mais pos-
sível utilizar as equações de Maxwell na forma quase-estática. A formulação eletrodinâmica
consiste de duas equações de Maxwell e duas equações constitutivas:
div ( ~J +
∂ ~D
∂t
) = 0 (28)
rot ~E = 0 (29)
~J = σ ~E (30)
~D = ε ~E. (31)
Relacionando as expressões acima e usando ~E = − grad V , deixando a formulação em
função do potencial elétrico, tem-se as Equações (32) a (35).
div ( ~J +
∂ ~D
∂t
) = 0 (32)
div (σ ~E +
∂(ε ~E)
∂t
) = 0 (33)
div[ ~E (σ +
∂ε
∂t




) grad V ] = 0 (35)
A Equação (35) no domínio da frequência é dada por:
div[(σ + jωε) grad V ] = 0 . (36)
A Equação (36) é a forma forte da Formulação Eletrodinâmica. Para encontrar a forma
fraca, se aplicará o mesmo método utilizado para Eletrocinética.
Aplicando na equação acima um potencial V aproximado, obtém-se uma solução não
nula com resíduo R, dado pela Eq. (37). Na média, busca-se um resíduo nulo utilizando
uma função de ponderação, dado pela Eq. (38).




div[(σ + jωε) grad V ]w dΩ = 0 (38)
Chamando (grad V (σ + jωε)) = u e w = p, aplica-se a Fórmula de Green (Equação 22)
e obtém-se a Equação (39). Novamente, dois termos serão anulados, devido a expressão da
forma forte e da condição de Neumann.
∫
Ω
(σ + jωε) grad V · gradw dΩ = 0 (39)
A Equação (39) é conhecida como a forma fraca do problema Eletrodinâmico. Os mesmos
processos citados para o caso Eletrocinético podem ser aplicados para transformar a equação
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Tendo as matrizes de cada elemento, é montada uma matriz de contribuições global:
SS ·V = Q, (41)
no qual,
SS – matriz contendo as contribuições de cada elemento
V – matriz dos potenciais elétricos
Q – matriz nula.
4.2 Estudo de caso: Modelo Reto (ED-R) e Modelo enrolado 2
(µCT-2)
As análises discutidas no capítulo anterior foram todas feitas através de simulações com for-
mulação eletrocinética e utilizando o critério quase-estático, dado pela equação ω ε0 εr(ω)
σ(ω)
≪
1, que permite obter boas aproximações dos resultados para baixas frequências levando em
consideração apenas a condutividade elétrica dos materais. Contudo, na área de pesquisa so-
bre Implantes Cocleares, recentemente começou-se a questionar se o uso desta aproximação
é adequado.
Tomando como base o trabalho de WONG (2015), a razão acima foi calculada para mate-
riais de duas estruturas que compõem a cóclea, vasos sanguíneos e nervo auditivo. Os dados
de condutividade e permissividade elétrica foram retirados de HASGALL FDI GENNARO
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(2014), uma base de dados com propriedades de tecidos biológicos. Os gráficos das Figuras
58 e 59 mostram o resultado da razão para cada frequência e indicam que nem sempre o
resultado atende ao critério ≪ 1. Dessa maneira, são esperadas algumas diferenças entre os
resultados de simulações eletrocinéticas e dinâmicas.
Figura 58: Razão ω ε0 εr(ω)
σ(ω)
em função da frequência, para vaso sanguíneo.
















Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
Figura 59: Razão ω ε0 εr(ω)
σ(ω)
em função da frequência, para nervo auditivo.
















Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
Para entender melhor essas diferenças, nesse capítulo são discutidas análises utilizando
formulação eletrodinâmica, ou seja, são considerados não apenas os efeitos resisitivos dos
materiais, como feito no Capítulo 3, mas também efeitos capacitivos. Ao incorporar a
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Figura 61: Forma de onda do pulso bifásico utilizado para simulações dinâmicas.
Fonte: adaptado de (WONG, 2015)
Utilizando a Série de Fourier, é possível obter uma equação para implementação do
pulso na frequência. Como trata-se de um sinal ímpar, os coeficientes an serão nulos e os










F (t) sen(nωt) dt










F (t) = 2
100µ
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F (t) = 1
50µ
[+ cos(45µωn)− cos(20µωn)− cos(80µωn) + cos(55µωn)] (42d)
Dentro de cada modelo foi inserido o feixe de eletrodos Cochlear Straight. O osso uti-
lizado para o modelo reto foi um cilíndro de 2,83 mm de raio e 40 mm de comprimento, e
para o modelo enrolado, um cubo de 10 mm de lado.
Em relação às propriedades elétricas utilizadas para as simulações, de acordo com (IN-
GUVA et al., 2015; GABRIEL; LAU; GABRIEL, 1996), existem poucas variações na con-
dutividade elétrica dos tecidos para baixas frequências. Por simplificação, também optou-se
por considerar a permissividade elétrica dos materiais constante com a frequência. Assim,
cada material apresenta uma condutividade e a permissividade elétrica correspondete à
frequência natural do estímulo, nesse caso 10 kHz, que podem ser vistas na Tabela 10.
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Tabela 10: Propriedades elétricas usadas para análises no domínio da frequência.
Material Condutividade [S/m] Permissividade Relativa
Eletrodo 1000 (SABA, 2012; HA-
NEKOM; HANEKOM,
2016)
1 (INGUVA et al., 2015;
HASGALL FDI GENNARO,
2014)




1 (INGUVA et al., 2015;
HASGALL FDI GENNARO,
2014)
Silicone 1 · 10−7 (HANEKOM;
HANEKOM, 2016)
1 (INGUVA et al., 2015;
HASGALL FDI GENNARO,
2014)
Perinfa 1,43 (SABA, 2012; HA-
NEKOM; HANEKOM,
2016)
109 (LAWAND, 2015; RIE-
NEN et al., 2005)
Osso 0,156 (SABA, 2012; HA-
NEKOM; HANEKOM,
2016)
521,64 (INGUVA et al.,
2015; HASGALL FDI GEN-
NARO, 2014)
Vaso sanguíneo 0,7 (INGUVA et al., 2015;
HASGALL FDI GEN-
NARO, 2014)
5248 (INGUVA et al., 2015;
HASGALL FDI GENNARO,
2014)
Órgão de Corti 1.2 · 10−2 (INGUVA
et al., 2015; HASGALL
FDI GENNARO, 2014)
1 (INGUVA et al., 2015;
HASGALL FDI GENNARO,
2014)
Nervo 0,0424 (INGUVA et
al., 2015; HASGALL
FDI GENNARO, 2014)
35669 (INGUVA et al., 2015;
HASGALL FDI GENNARO,
2014)
Fonte: SABA (2012), HANEKOM; HANEKOM (2016), INGUVA et al. (2015)
HASGALL FDI GENNARO (2014), BRIAIRE; FRIJNS (2000), HANEKOM (2001),
LAWAND (2015) e RIENEN et al. (2005)
A malha gerada para os modelos pode ser considerada bastante fina, como é possível ver
nas Figuras 62 e 63, onde foram plotadas as malhas apenas para os elementos de superfície.
O modelo µCT-1 foi modelado com 530 mil elementos e o ED-R, 980 mil elementos.
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Figura 64: Potencial elétrico na escala timpânica (ST) e escala vestibular (SV) do Modelo
Reto (ED-R), para excitação com pulso bifásico.


































Capacitivo e resistivo Puramente resistivo
Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
Figura 65: Potencial elétrico no gânglio espiral (SG) e vasos sanguíneos (BV) do Modelo
Reto (ED-R), para excitação com pulso bifásico.


































Capacitivo e resistivo Puramente resistivo
Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
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Figura 66: Potencial elétrico na cóclea (Escalas), vasos sanguíneos (BV) e nervo do Modelo
Enrolado 2, para excitação com pulso bifásico.












































Capacitivo e resistivo Puramente resistivo
Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
Analisando as figuras é possível perceber que em pontos localizados no interior do Ner-
vo/Gânglio Espiral, o pulso sofre uma transformação no seu formato devido aos efeitos
capacitivos. Considerando que essas são as regiões nas quais a permissividade elétrica é
a mais elevada, de acordo com a Equação (36), é esperado que o segundo termo tenha
maiores influências, especialmente para maiores frequências. É visível também, no final de
cada pulso, que as simulações puramente resistivas apresentam os mesmos resultado que as








As análises de estimulação monopolar de eletrodos mostram significativas diferenças nos
potenciais elétricos produzidos entre diferentes modelos de cóclea. Considerando as simu-
lações utilizando formulação eletrocinética, foi possível analisar os modelos de cóclea mais
utilizados pela área (modelos cilíndricos, retos e obtidos por microtomografia) e como suas
geometrias afetam os resultados de potencial elétrico. Ainda, ao comparar os resultados
obtidos nesse Trabalho de Conclusão com aqueles disponíveis na literatura, obtidos a partir
de medições em pacientes, foi possível notar padrões similares de resposta. Um conjunto de
características geométricas deve estar presente para conseguir reproduzir fielmente o com-
portamento elétrico da cóclea, como a variação de seção transversal e o enrolamento em
espiral.
Foi possível observar que modelos simples de cóclea reta não são capazes de levar em
consideração efeitos de estimulação cruzada. Essa característica, contudo, é relevante para
avaliar a distribuição de potencial elétrico dentro da cóclea, e consequentemente, a posterior
estimulação neural. Como a cóclea apresenta características tonotópicas, o desempenho dos
implantes cocleares fica sujeito à ocorrência de estimulações não desejadas em diferentes
regiões da cóclea. Isso pode inclusive ser um fator relevante para entender as dificuldades
de percepção da fala, que alguns usuários de IC’s ainda apresentam.
Os modelos geométricos C1 a C6, EC e EV apresentados, construídos no formato de tubos
enrolados em espiral, foram capazes de reproduzir os efeitos da estimulação cruzada. Porém,
os modelos geraram resultados em que esses efeitos aparecem de maneira mais acentuada
quando comparados aos resultados verificados em medições com pacientes implantados.
Essa diferença pode ter sido causada porque o modelo não considerou o encapsulamento
dos eletrodos por tecido fibroso após implantação, ou ainda pode ser efeito de alguma outra
estrutura interna da cóclea que não foi considerada. Portanto, sugere-se mais investigações
acerca desse tópico como trabalhos futuros. A possibilidade de representação desses efeitos
foi vista com bons olhos, pois pode viabilizar análises futuras. Além disso, a demonstração,
passo a passo, de como a estimulação cruzada se estabelece dentro da cóclea também é algo
que não havia sido antes mostrado.
Em relação às comparações feitas entre modelos de feixes de eletrodos comerciais, os
resultados acabaram por indicar valores bastante similares de magnitude e espalhamento de
potencial elétrico produzido ao longo da região da membrana basilar entre os três modelos
analisados. A máxima diferença encontrada entre os modelos foi de 45 V/A, e até o momento
não se pode afirmar que esse valor pode, na prática, levar a diferentes desempenhos entre
os modelos de eletrodos. Esse também é um tópico interessante de estudo, mas que deve
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ser conduzido com colaboração de profissionais clínicos.
Os resultados encontrados acabam reforçando a ideia de que os diferentes modelos de
eletrodos comerciais disponíveis têm por objetivo na verdade adequação à situação clínica
do paciente. O tamanho da cóclea, más-formações, existência de uma audição residual
(normalmente audição em baixas frequências), são fatores que parecem ter maior influência
sobre a escolha do modelo de eletrodo, e que de fato podem melhorar o desempenho do
implante coclear em um indivíduo específico.
Portanto, o estudo não encontrou significativas diferenças no desempenho elétrico de
diferentes eletrodos comerciais para um mesmo modelo de cóclea. Contudo, continua sendo
possível otimizar os resultados práticos obtidos em pacientes através da escolha do modelo
de eletrodo adequado à condição física do paciente. Isso também reforça a necessidade
de se realizar esforços em entender melhor o processo de desenvolvimento e fabricação dos
eletrodos. É possível que muitas configurações sejam determinadas por quesitos de viabi-
lização prática e limites de equipamentos de produção, e não necessariamente por melhor
desempenho elétrico.
As análises eletrodinâmicas apresentaram informações sobre o comportamento elétrico
da cóclea sob uma nova perspectiva, avaliando o potencial elétrico ao longo do tempo. Os
resultados confirmaram que há uma deformação do pulso que é usado para excitação dos
eletrodos nas regiões da cóclea onde a permissividade elétrica é mais elevada. Com isso, a
magnitude do potencial elétrico varia no tempo. As possíveis consequências dessas variações
devem ser mais investigadas, por exemplo analisando se os mecanismos de ativação das fibras
nervosas são sensíveis a essas pequenas variações.
Também, foi encontrado que a estimulação cruzada é pouco influenciada pelos efeitos
capacitivos, devido à perilinfa ser modelada como tecido de baixa permissividade elétrica.
Contudo, o potencial elétrico na região do nervo sofre bastante alteração. Uma vez que ainda
existem divergências a respeito de qual o local exato da cóclea que requer estimulação para
iniciar os disparos neurais, deve-se levar em consideração que diferentes locais apresentam
comportamentos elétricos diferentes.
Juntamente com os efeitos de estimulação cruzada, as curvas de potencial elétrico obti-
das através de medição em pacientes também apresentam outra característica importante,
a variação da magnitude do potencial ao longo do comprimento da cóclea. Através das
análises feitas neste trabalho foi possível concluir que esses efeitos são produzidos quando
o modelo geométrico apresenta variação na seção transversal da cóclea. Essa característica
geométrica, juntamente com a posição do eletrodo implantado, podem estar relacionadas
com a variabilidade de magnitudes encontrada nas curvas medidas em diferentes pacientes.
Portanto, para análises mais exatadas e sofisticadas, como análises de excitação neural,
modelos geométricos simples podem não ser suficientemente representativos. Os modelos
mais complexos trazem maior custo computacional, mas são capazes de representar efeitos
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importantes que ocorrem durante a estimulação elétrica da cóclea.
5.2 Propostas de análises futuras
Sugere-se que, para trabalhos futuros, os modelos eletrocinéticos sejam utilizados para aná-
lises de efeitos de estimulação cruzada, incorporando modelos neurais e compreendendo
melhor como e quando ocorrem os disparos neurais. Também sugere-se incoporar mais
detalhes e estruturas internas ao modelo da geometria gerada a partir dos resultados da
microtomografia, tentando manter as estruturas mais simplificadas possíveis, para evitar
rejeição da geometria por parte do COMSOL.
Mais modelos comerciais de feixes de eletrodos podem ser escolhidos para simulações
comparativas, assim como tentativas de otimização de geometrias. Porém, maiores noções
a respeito das limitações do processo de fabricação serão necessárias.
Com os modelos produzidos para esse trabalho, pode-se viabilizar uma série de outras
análises, como modelar má formação de cócleas e verificar sua influência no comportamento
elétrico; modelar o processo de encapsulamento dos eletrodos e traumas de inserção após a
implantação do feixe. Também indica-se a realização de análises de sensibilidade do modelo,
considerando variações geométricas e de propriedades elétricas.
Em relação às análises eletrodinâmicas, recomenda-se realizar análises mais fiéis, utili-
zando a variação das propriedades elétricas com a frequência e um modelo enrolado com
maior número de estruturas internas. Além disso, pode-se fazer uma análise na qual os
pulsos de excitação são aproximados por rampas. Pode-se investigar efeitos de variação da
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APÊNDICE A - Códigos utilizados
5.3 Exemplo de código para efetuar análises no COMSOL através
de interação com MATLAB
1 % I n i c i a l i z a COMSOL Server f o r MATLAB
2 mphstart
3 % Importa modelo do COMSOL
4 import com . comsol . model . u t i l .∗
5 model=mphload ( ’ val idacao_rami .mph ’ ) ;
6
7 %%% Simulacao para e l e t r odo 1 (E1) %%%
8 % Se l e c i ona s u p e r f i c i e s exte rnas do e l e t r odo a s e r est imulado
9 model . phys i c s ( ’ ec ’ ) . f e a t u r e ( ’ term1 ’ ) . s e l e c t i o n . s e t ( [ 4 1 42 43 44 ] ) ;
10 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . study ( ’ std1 ’ ) ;
11
12 model . study ( ’ std1 ’ ) . f e a t u r e ( ’ s t a t ’ ) . s e t ( ’ no t l i s t s o lnum ’ , 1) ;
13 model . study ( ’ std1 ’ ) . f e a t u r e ( ’ s t a t ’ ) . s e t ( ’ notsolnum ’ , ’ 1 ’ ) ;
14 model . study ( ’ std1 ’ ) . f e a t u r e ( ’ s t a t ’ ) . s e t ( ’ l i s t s o l num ’ , 1) ;
15 model . study ( ’ std1 ’ ) . f e a t u r e ( ’ s t a t ’ ) . s e t ( ’ solnum ’ , ’ 1 ’ ) ;
16
17 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . f e a t u r e . remove ( ’ s1 ’ ) ;
18 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . f e a t u r e . remove ( ’ v1 ’ ) ;
19 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . f e a t u r e . remove ( ’ s t1 ’ ) ;
20 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . c r e a t e ( ’ s t1 ’ , ’ StudyStep ’ ) ;
21 % Se l e c i ona estudo 1
22 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . f e a t u r e ( ’ s t1 ’ ) . s e t ( ’ study ’ , ’ s td1 ’ ) ;
23 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . f e a t u r e ( ’ s t1 ’ ) . s e t ( ’ s tudystep ’ , ’ s t a t ’ ) ;
24 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . c r e a t e ( ’ v1 ’ , ’ Var i ab l e s ’ ) ;
25 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . f e a t u r e ( ’ v1 ’ ) . s e t ( ’ c on t r o l ’ , ’ s t a t ’ ) ;
26 % Se l e c i ona regime e s t a c i o n a r i o
27 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . c r e a t e ( ’ s1 ’ , ’ S ta t i onary ’ ) ;
28 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . f e a t u r e ( ’ s1 ’ ) . c r e a t e ( ’ f c 1 ’ , ’ FullyCoupled ’ ) ;
29 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . f e a t u r e ( ’ s1 ’ ) . c r e a t e ( ’ i 1 ’ , ’ I t e r a t i v e ’ ) ;
30 % Se l e c i ona s o l v e r de e lementos f i n i t o s
31 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . f e a t u r e ( ’ s1 ’ ) . f e a t u r e ( ’ i 1 ’ ) . s e t ( ’ l i n s o l v e r ’ , ’ cg ’ ) ;
32 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . f e a t u r e ( ’ s1 ’ ) . f e a t u r e ( ’ i 1 ’ ) . c r e a t e ( ’mg1 ’ , ’ Mul t ig r id ’ ) ;
33 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . f e a t u r e ( ’ s1 ’ ) . f e a t u r e ( ’ i 1 ’ ) . f e a t u r e ( ’mg1 ’ ) . s e t ( ’ pre fun ’ , ’
amg ’ ) ;
34 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . f e a t u r e ( ’ s1 ’ ) . f e a t u r e ( ’ f c 1 ’ ) . s e t ( ’ l i n s o l v e r ’ , ’ i 1 ’ ) ;
35 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . f e a t u r e ( ’ s1 ’ ) . f e a t u r e . remove ( ’ f cDe f ’ ) ;
36 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . attach ( ’ std1 ’ ) ;
37 % Roda o estudo
38 model . s o l ( ’ s o l 1 ’ ) . runAl l ;
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39
40 % Plotagem do g r a f i c o
41 model . r e s u l t ( ’ pg4 ’ ) . run ;
42 model . r e s u l t ( ’ pg4 ’ ) . s e t ( ’window ’ , ’ g raph i c s ’ ) ;
43 model . r e s u l t ( ’ pg4 ’ ) . s e t ( ’ w indowt i t l e ’ , ’ ’ ) ;
44 % exporta dados do g r a f i c o como formato txt
45 model . r e s u l t . export ( ’ p l o t2 ’ ) . s e t ( ’ f i l ename ’ , ’C: \ Users \ tais_\Documents\
SIMULACOES FINAIS\VALIDACAO\ va l idacao_in f e r i o r_e1 . txt ’ ) ;
46 model . r e s u l t . export ( ’ p l o t2 ’ ) . run ;
5.4 Código para transpor as curvas medidas ao longo da membrana
basilar (deixar na configuração basal para apical) e exportar
.txt
1 %%Codigo para t ranspor dados no e ixo x ( comprimento MB) e gera r . txt pronto
para p l o t a r g r a f i c o s tex
2 c l e a r a l l
3 % Carrega r e su l t ado s das s imulacoes
4 dado1 = load ( ’ Coch lear s t ra ight_e1 . txt ’ ) ;
5 dado2 = load ( ’ Coch lear s t ra ight_e2 . txt ’ ) ;
6 dado3 = load ( ’ Coch lear s t ra ight_e3 . txt ’ ) ;
7 dado4 = load ( ’ Coch lear s t ra ight_e4 . txt ’ ) ;
8 dado5 = load ( ’ Coch lear s t ra ight_e5 . txt ’ ) ;
9 dado6 = load ( ’ Coch lear s t ra ight_e6 . txt ’ ) ;
10 dado7 = load ( ’ Coch lear s t ra ight_e7 . txt ’ ) ;
11 dado8 = load ( ’ Coch lear s t ra ight_e8 . txt ’ ) ;
12 dado9 = load ( ’ Coch lear s t ra ight_e9 . txt ’ ) ;
13 dado10 = load ( ’ Coch lears t ra ight_e10 . txt ’ ) ;
14 dado11 = load ( ’ Coch lears t ra ight_e11 . txt ’ ) ;
15 dado12 = load ( ’ Coch lears t ra ight_e12 . txt ’ ) ;
16 dado13 = load ( ’ Coch lears t ra ight_e13 . txt ’ ) ;
17 dado14 = load ( ’ Coch lears t ra ight_e14 . txt ’ ) ;
18 dado15 = load ( ’ Coch lears t ra ight_e15 . txt ’ ) ;
19 dado16 = load ( ’ Coch lears t ra ight_e16 . txt ’ ) ;
20 dado17 = load ( ’ Coch lears t ra ight_e17 . txt ’ ) ;
21 dado18 = load ( ’ Coch lears t ra ight_e18 . txt ’ ) ;
22 dado19 = load ( ’ Coch lears t ra ight_e19 . txt ’ ) ;
23 dado20 = load ( ’ Coch lears t ra ight_e20 . txt ’ ) ;
24 dado21 = load ( ’ Coch lears t ra ight_e21 . txt ’ ) ;
25 dado22 = load ( ’ Coch lears t ra ight_e22 . txt ’ ) ;
26
27 % Carrega e ixo x de um dos arqu ivos e s ob r e s c r ev e com o e ixo r ebat ido
28 dado1 ( : , 1 ) = abs ( dado1 ( : , 1 ) − max( dado1 ( : , 1 ) ) ) ;
29 % Armazena todos os dados sobre um mesmo f e i x e de e l e t r o do s em um mesmo vetor
30 vetor_dado ( : , 2 3 ) = dado1 ( : , 1 ) ; % e ixo x
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31 vetor_dado ( : , 1 ) = dado1 ( : , 2 ) ;
32 vetor_dado ( : , 2 ) = dado2 ( : , 2 ) ;
33 vetor_dado ( : , 3 ) = dado3 ( : , 2 ) ;
34 vetor_dado ( : , 4 ) = dado4 ( : , 2 ) ;
35 vetor_dado ( : , 5 ) = dado5 ( : , 2 ) ;
36 vetor_dado ( : , 6 ) = dado6 ( : , 2 ) ;
37 vetor_dado ( : , 7 ) = dado7 ( : , 2 ) ;
38 vetor_dado ( : , 8 ) = dado8 ( : , 2 ) ;
39 vetor_dado ( : , 9 ) = dado9 ( : , 2 ) ;
40 vetor_dado ( : , 1 0 ) = dado10 ( : , 2 ) ;
41 vetor_dado ( : , 1 1 ) = dado11 ( : , 2 ) ;
42 vetor_dado ( : , 1 2 ) = dado12 ( : , 2 ) ;
43 vetor_dado ( : , 1 3 ) = dado13 ( : , 2 ) ;
44 vetor_dado ( : , 1 4 ) = dado14 ( : , 2 ) ;
45 vetor_dado ( : , 1 5 ) = dado15 ( : , 2 ) ;
46 vetor_dado ( : , 1 6 ) = dado16 ( : , 2 ) ;
47 vetor_dado ( : , 1 7 ) = dado17 ( : , 2 ) ;
48 vetor_dado ( : , 1 8 ) = dado18 ( : , 2 ) ;
49 vetor_dado ( : , 1 9 ) = dado19 ( : , 2 ) ;
50 vetor_dado ( : , 2 0 ) = dado20 ( : , 2 ) ;
51 vetor_dado ( : , 2 1 ) = dado21 ( : , 2 ) ;
52 vetor_dado ( : , 2 2 ) = dado22 ( : , 2 ) ;
53
54 % Cria cabeca lho para arquivo txt
55 header=’ e1 e2 e3 e4 e5 e6 e7 e8 e9 e10 e11 e12 e13 e14 e15 e16 e17 e18 e19
e20 e21 e22 x ’ ;
56 % Exporta arquivo txt
57 dlmwrite ( ’ t abe la_Coch l ea r s t ra i ght . txt ’ , header , ’ d e l im i t e r ’ , ’ ’ , ’ p r e c i s i o n ’
, 4 ) ;
58 save ( ’ tabe la_Coch l ea r s t ra i ght . txt ’ , ’ vetor_dado ’ , ’−a s c i i ’ , ’−append ’ ) ;
5.5 Código para cálculo da Banda de Meia Potência
1 %%Codigo para an a l i s a r espalhamento das curvas
2 c l e a r v a r s
3 % Cria s t r i n g para cada nome de f e i x e
4 marcas = { ’AB_hifocus_ ’ , ’COCHLEAR_straight_ ’ , ’MEDEL_standard_ ’ } ;
5 % Cria vetor com numero maximo de e l e t r odo s em cada f e i x e
6 numeroe letrodos = [ 1 6 ; 2 2 ; 9 ] ;
7
8 % Varre cada e l e t r odo de cada marca
9 f o r i =1: l ength (marcas )
10 f o r Pose l e t rodo=numeroe letrodos ( i ) :−1:1
11
12 % Carrega dados de cada e l e t r odo ( concatena s t r i n g s )




15 % Cria vetor a u x i l i a r contendo na segunda coluna o po t en c i a l e l e t r i c o
16 dados_vetor=dados ( : , 2 ) ;
17 % Procura o maximo po t en c i a l e l e t r i c o
18 [ dadosvalormax , dadosposmax ] = max( dados_vetor ( : ) ) ;
19 % Devolve p o s i o na Membrana Ba s i l a r onde oco r r e m x imo po t en c i a l
e l e t r i c o
20 Posmaximo = dados ( dadosposmax , 1) ;
21 % Calcula va l o r de meia potenc ia
22 potenc ia = dadosvalormax/ ( sq r t (2 ) ) ;
23
24 % Varre i n d i c e s do e ixo x , de 1 ate onde oco r r e po t en c i a l maximo (
esquerda )
25 f o r j = 1 : dadosposmax
26 % Loca l i z a r e g i a o ent re do i s pontos d i s c r e t o s que sa t i s f a z em meia
potenc ia
27 i f dados_vetor ( j ) < potenc ia && potenc ia < dados_vetor ( j +1)
28 % Carrega os do i s pontos d i s c r e t o s
29 x_esq= [ dados ( j , 1 ) dados ( ( j +1) ,1 ) ] ;




34 %Varre i n d i c e s do e ixo x , de onde oco r r e po t en c i a l maximo ate ult imo
( d i r e i t a )
35 f o r j = dadosposmax : ( l ength ( dados_vetor ) −1)
36 % Loca l i z a r e g i a o ent re do i s pontos d i s c r e t o s que sa t i s f a z em meia
potenc ia
37 i f dados_vetor ( j +1)< potenc ia && potenc ia < dados_vetor ( j )
38 % Carrega os do i s pontos d i s c r e t o s
39 x_dir= [ dados ( j , 1 ) , dados ( ( j +1) ,1 ) ] ;





45 % faz i n t e rpo l a c ao l i n e a r ent r e os do i s pontos buscando pos i cao mais p r e c i s a
da Membrana Ba s i l a r em que oco r r e meia potenc ia
46 Valor_esq = inte rp1q ( y_esq ’ , x_esq ’ , potenc ia ) ;
47 Valor_dir= inte rp1q ( f l i p ( y_dir ’ ) , f l i p ( x_dir ’ ) , potenc ia ) ;
48
49 %Calcula d i f e r e n c a ent re as po s i c o e s da membrana b a s i l a r
50 banda= Valor_dir − Valor_esq ;
51 %Calcula razao ent re banda e po t en c i a l e l e t r i c o maximo
52 razao= banda/dadosvalormax ;
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53
54 % Figura para a u x i l i a r na v i s u a l i z a c a o do proce s so
55 % Plotagem de r e t a s nas po s i c o e s de i n t e r e s s e
56 f i g u r e ( i )
57 p lo t ( dados ( : , 1 ) , dados ( : , 2 ) , [ Posmaximo , Posmaximo ] , [ 0 , dadosvalormax ] , ’ k : ’
, [ 0 , 4 0 ] , [ potenc ia , potenc ia ] , ’−. r ’ , [ Valor_esq , Valor_esq ] , [ 0 ,
dadosvalormax ] , ’−−b ’ , [ Valor_dir , Valor_dir ] , [ 0 , dadosvalormax ] , ’−−b ’ )




61 % Cria e s t ru tu ra para agrupar todas as i n f o r m a e s da banda e espalhamento
62 banda_vec . ( marcas{ i }) ( Pose l e t rodo )=banda ;
63 razao_vec . ( marcas{ i }) ( Pose l e t rodo )=razao ;
64 end
65
66 header=’Banda Espalhamento ’ ;
67 %Cria vetor a u x i l i a r que contem va l o r e s de banda e espalhamento para cada
marca
68 vetor_aux=[banda_vec . ( marcas{ i }) ( : ) , razao_vec . ( marcas{ i }) ( : ) ] ;
69 % Escreve txt com informacoes sobre banda meia potenc ia para cada marca de
f e i x e
70 dlmwrite ( char ( s t r c a t ( ’ informacaoes_meiapotencia ’ , marcas ( i ) , ’ . tx t ’ ) ) , header ,
’ d e l im i t e r ’ , ’ ’ , ’ p r e c i s i o n ’ , 4 ) ;
71 save ( char ( s t r c a t ( ’ informacaoes_meiapotencia ’ , marcas ( i ) , ’ . tx t ’ ) ) , ’ vetor_aux ’ ,
’−a s c i i ’ , ’−append ’ ) ;
72 c l e a r vetor_aux
73 end
5.6 Código para reconstrução do pulso no tempo
1 % Codigo para recons t rucao f r equenc i a −> tempo
2 c l e a r v a r s
3 % Carrega r e su l t ado s de magnitude e f a s e das s imulacoes
4 magnitude=load ( ’ nervo_simulacaocapacit iva_magnitude . txt ’ ) ;
5 f a s e=load ( ’ nervo_simulacaocapac i t iva_fase . txt ’ ) ;
6
7 % Di s c r e t i z a per iodo de tempo
8 t= ( 0 : ( 0 . 0 1 e−6) : ( 1 e−4) ) ;
9
10 % Faz somator io de s eno ide s cons iderando cada amplitude e defasamento
11 f o r n=1: l ength ( t )





15 % Plota pulso no dominio do tempo
16 f i g u r e (1 )
17 p lo t ( t , somator io )
107
APÊNDICE B - Tabela de revisão bibliográfica
Informações relevantes encontradas na revisão da literatura foram organizadas na Tabela
11. Os documentos estão em ordem cronológica de publicação.
Tabela 11: Resumo da revisão bibliográfica.












Seção de cóclea obser-
vada via microscópio,
projetada, tracejada à









-Equipotenciais em seção da có-
clea;
-Distribuição de potencial elétrico






Modelagem analítica da in-
terface eletrodo-tecido.
Não específico, eletro-












Distribuição da densidade de cor-
rente para eletrodos com diferentes







Propor modelo integrado de
campo elétrico e modelo
neural, que prediz os pa-
drões de campo elétrico na
vizinhança dos neurônios e
computa a resposta das fi-
bras.
Modelo reto e pequeno
da seção da cóclea pro-
jetada linearmente ao







- Potencial elétrico ao longo do
comprimento da fibra e da Mem-
brana Basilar;
- Função de ativação ao longo do












Calcular perfis de excitação
do nervo auditivo para uma
variedade de níveis de estí-
mulo e posições de eletro-















- Potencial elétrico ao longo do
comprimento das fibras;
- Perfis de excitação das fibras;
- Número de fibras excitadas para
diferentes amplitudes de estimula-
ção.
Resultados de excitação do
nervo puderam ser compa-
rados com resultados expe-
rimentais.
Tabela 11 - continuação da página anterior











Analisar eficiência de ele-
trodos posicionados em re-
gião próxima ao modíolo
ou à parede lateral, compa-
rando modelo da cóclea hu-
mana e porquinho da índia.












-Padrões de estimulo neural com o
eletrodo em diferentes posições;
-Percentual de fibras nervosas esti-
muladas em função da corrente de
excitação;
-Distribuição de potencial em se-
ções retas da cóclea.
A anatomia da cóclea hu-
mana é um fator decisivo
para que haja benefícios
em aproximar do modíolo





Criar um modelo da cóclea
humana para analisar dis-
tribuições de potencial elé-
trico e padrões de excitação
neural.
3D em espiral; uma
volta e meia iniciais;
extrusão de geometrias
de seção reta. Modelo











-Potencial elétrico ao longo da
membrana basilar e das fibras ner-
vosas para diferentes configurações
de eletrodos;
-Correntes limiares para ativação
de fibras nervosas em diferentes
configurações de eletrodos e dife-
rentes sinais de estimulação (ordem
dos pulsos bifásicos);
-Distribuição (espalhamento) espa-
cial dos padrões de excitação neu-
ral ao longo da Membrana Basilar.
A geometria espiral da có-
clea implica em uma assi-
metria na distribuição de
potencial. Feixes de eletro-
dos devem ser posicionados
próximos ao modíolo para
correntes limiares menores.
Tabela 11 - continuação da página anterior















encontrados por EFI (Elec-









Parâmetros do modelo para dife-
rentes correntes de estimulação
Utilização de método nu-
mérico para estimar os pa-





Investigar efeito do encap-
sulamento de eletrodos por
tecido cicatricial fibroso.
Seção da cóclea extru-









- Potencial e campo elétrico ao
longo de linha na Membrana Ba-
silar;
- Excitação neural ao longo da
Membrana Basilar;
- Corrente de limiar de ativação
neural, para cada eletrodo.
A presença do tecido de en-
capsulamento altera o po-
tencial elétrico no nervo e
a forma com que a excita-






Avaliar a perfomance de di-
ferentes tipos de eletrodos
quanto a capacidade de ge-
rar estimulos neurais.
1. Seção da cóclea ex-
trudada e enrolada
2. Seção da cóclea ex-







Distribuições da função de ativação
para diferentes configurações e po-
sições de eletrodos
Dentre os tipos de eletro-
dos apresentados, o ele-
trodo planar foi o que
demosntrou maior capaci-
dade de excitação neural.
Tabela 11 - continuação da página anterior










Investigar a posição ótima
do feixe de eletrodos den-
tro da cóclea, em relação
ao limiar de estimulação,
faixa dinâmica e seletivi-
dade espacial, para cóclea











- Potencial elétrico ao longo do
tempo (ECAP);
- Gráficos de excitação (fibras dis-
paradas) ao longo do Órgão de
Corti e amplitude de corrente.
Eletrodos basais são mais
seletivos quando colocados
medialmente do que late-
ralmente;
- Posionamento próximo ao
miodolo alarga o pico de
excitação;
- Estimulação cruzada es-





Propor um novo modelo
da interface eletrodo-tecido
que incorpora uma camada
fina entre o eletrodo e a
rampa do tímpano usando
o método de elementos fini-
tos.











-Distribuições da função de ati-
vação para diferentes tipos de
eletrodos e modelos da interface
eletrodo-tecido;
- Tensão entre os eletrodos ao longo
do tempo.
-
Tabela 11 - continuação da página anterior











Usar modelo de cóclea in-
clusa de nervo facial para
examinar efeitos de estimu-

















- Corrente no nervo facial para di-
ferentes condutividades atribuídas
ao osso;
- Corrente no nervo facial para di-
ferentes ângulos de inserção do ele-
trodo estimulado.
O aumento de estimulação
do nervo facial em casos de
otoesclerose coclear foi de-
mostrado usando modelo
computacional. A princi-
pal causa são os elevados
níveis de estimulação do
IC, e não uma diminuição





mento do campo efetivo de
estimulação medido em pa-














Potencial elétrico e corrente ao






ses com modelos de condu-










Densidade de corrente elétrica e
campo elétrico ao longo de uma li-
nha posicionada dentro da cóclea.
A inclusão de vasos sanguí-
neos altera resultados de
distribuição de excitação
dentro da cóclea.
Tabela 11 - continuação da página anterior









tensão de estimulação den-
tro da cóclea, para modelos
retos e enrolados, e a potên-
cia elétrica necessária para
gerar os estímulos.
1. Reto uniforme












- Impedância (potencial elétrico
por unidade de corrente) ao longo
da Membrana Basilar.;
- Distribuição de tensão dentro de
seção transversal da cóclea.
- Eletrodo de retorno pode
ser representado utilizando
aplicação da condição de
terra no osso que envolve a
cóclea;
- Interface eletrodo tecido
introduz um ganho de am-
plitude nas curvas de impe-











construção de modelos es-
pecíficos para cada indiví-
duo, considerando o desen-
volvimento de modelos hu-
manos in vivo. Verificar a
efetividade de usar mode-
los específicos para predição















- Corrente limiar de excitação das
fibras, para cada eletrodo estimu-
lado;
- Frequências estimuladas por am-
plitude de corrente de excitação.
O desempenho do modelo
varia dependendo da loca-
lização do eletrodo implan-
tado e do protocolo de es-
timulação.
Tabela 11 - continuação da página anterior










da estimulação neural por












- Corrente na superfície de um ele-
trôdo, ao longo do tempo, e sua re-
lação com reaçôes de oxirredução;
- Figura 3D com densidade de cor-







no nervo auditivo, utili-
zando simulações com MEF
e transformando os resul-
tados em circuitos elétrico
equivalentes, incorporando
modelo neural.











- Potencial elétrico calculado na fi-
bra nervosa ao longo do tempo;
- Distribuição de potencial em se-
ção dentro da cóclea.
Com o modelo foi possí-
vel reproduzir medições de







neural no de implantes
cocleares, com ênfase na
seletividade espacial e
na resposta dos modelos
computacionais de fibras
nervosas.






-Distribuição de potencial elétrico
durante a estimulação neural;
-Funções de ativação após o estí-
mulo através de um modelo com-
putacional de fibras nervosas.
-
Tabela 11 - continuação da página anterior









Descrever como a posição
do eletrodo influencia na
resposta do nervo auditivo
a trens de pulso de baixa
ou alta taxa de frequência
usando um modelo compu-
tacional.













Gráficos sobre as respotas espaço-
temporais, a latência dos neurõnios
após disparo, o intervalo entre dis-
paros, e o início dos disparos para
cada eletrodo implantado em uma
posição diferente.
O tipo de estimulação
(pulso ou trem de pul-






de cóclea com geometria
adaptável e demonstrar sua
validação com dados de es-
timulações de uma cóclea
implantada.
Paramétrico, a partir












- Imagem 3D da distribuição de po-
tencial elétrico nas fibras do nervo
auditivo;
- Potencial elétrico ao longo do
comprimento da cóclea.
A distribuição de campo
elétrico é afetado pelas
características geométricas
de cada indivíduo, e que
pode ser refletidas nas si-
mulações com modelos ba-








Avaliar o impacto de um
modelo tridimensional do
gânglio espiral nos padrões
de excitação neural utili-
zando diferentes paradig-
mas de estimulação.












-Padrões de estimulação neural ao
longo do gânglio espiral;
- Densidade de estimulação neural
ao longo do gânglio espiral.
O modelo prevê que excita-
ção neural é um fenômeno
tridimensional. Os resulta-
dos demonstram a impor-
tância do posicionamento
preciso do gânglio espiral
no modelo computacional.
Tabela 11 - continuação da página anterior










dentes da frequência em si-










Densidade de corrente elétrica ao
longo do tempo, para pontos den-
tro da cóclea
Disparidade entre formula-





Definir um intervalo prefe-
rível para profundidade de
inserção de feixes de ele-
trodo para minimizar dis-
paridade de frequência.











Histogramas e gráficos relacio-
nando desvios de frequência e dis-
tâncias de inserção medidas.
Modelo de inserção de ele-
trodos desenvolvido per-
mite calcular a distância
de inserção cirúrgica reque-





Avalia a viabilidade de mo-
delar os efeitos dependentes












- Tensão do longo do tempo, para
pontos dentro da cóclea;
- Função de ativação ao longo dos
neurônios e do tempo;
- Gráficos 3D do caminho da cor-
rente elétrica na cóclea, para dife-
rentes condições de aterramento.




retos apenas ao final de
cada fase, sem revelar
informações de transição;
- Faltam dados completos
e confiáveis sobre a pro-
priedade dos tecidos da
cóclea.
Tabela 11 - continuação da página anterior









Explorar uso de estimula-
ção magnética para estimu-
lação neural através de fei-














- Campos elétricos produzidos ao
longo linha e plano que cortam a
cóclea;
- Função de ativação dos neurônios
(segunda derivada do potencial elé-
trico ao longo do axônio).
- Campos induzidos na có-
clea são dependentes da
orientação da bobina;
- Estimulação mais pre-
cisa (elevada resolução es-
pacial).
Fonte: Elaborado pelo autor (2018)
1MEF- Método de Elementos Finitos, MEC- Método de Elementos de Contorno, MDF - Método de Diferenças Finitas
2EFI (Electrical Field Imaging): potencial elétrico por unidade de corrente calculado para excitação de todos os eletrodos de
um feixe.
